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ABSTRAKT
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ÚVOD
Magnetická rezonance je významná zobrazovací metoda, která se uplatňuje v praxi
již od konce 70. let. Díky rozvoji výpočetní techniky se tato metoda stala rutinní
zobrazovací metodou moderní medicíny. A to nejen zde, široké uplatnění nachází
ve spektroskopii při pozorování vnitřních struktur zkoumané látky. Experimentální
ověření jevu magnetické rezonance provedli pánové F. Bloch a E. Purcell, za což
také dostali Nobelovu cenu za fyziku v roce 1952 [1] [2].
Výhodou tohoto zobrazení je její neinvazivnost. Mezi hlavní nevýhody patří vy-
soká pořizovací cena a cena za vyšetření. Použitím kontrastní látky můžeme zlepšit
kvalitu vyhodnocování dat a nalézt struktury, které by v nativním obraze nemohly
být rozpoznány [1].
Existuje několik perfuzních technik MRI, které využívají kontrastní látky: mezi
hlavní patří DCE-MRI a DSC-MRI. Tato práce je zaměřena na DCE-MRI.
Pro kvantitativní analýzu měřených dat je nutná znalost arteriální vstupní funkce
(zkr. AIF). Ta má typickou podobu. Na začátku je zde prudký nárůst způsobený
příchodem kontrastní látky do tkáně. Dochází k vytvoření typického vrcholu. Poté
křivka prudce klesne. Recirkulací dojde k vzniku malého vrcholu a pozvolně klesá.
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1 MAGNETICKÁ REZONANCE
Magnetické pole vzniká v okolí každé elektricky nabité částice, která je v pohybu.
Vztáhneme-li tento fakt na jev magnetické rezonance, bude touto elektricky nabitou
částicí proton, jenž má kladný náboj. Tato částice bude vykazovat magnetický mo-
ment. Protony se svým kladným nábojem neustále rotují kolem vlastní osy. Tento
pohyb označujeme jako tzv. spin. Protony v jádře si tedy můžeme představit jako
elementární magnety [1].
1.1 Fyzikální popis jevu magnetické rezonance
Pokud má jádro sudý počet nukleonů, magnetické momenty se vzájemně vyruší a
jádro se tudíž navenek neprojevuje magneticky. Proto pro MR zobrazení využíváme
jádra s lichým počtem nukleonů. Mají totiž vždy jeden nukleon nepárový. Ten za-
jišťuje, že si jádro zachovává svůj magnetický moment, a interaguje s okolím. Atom
vodíku 1H je se svým jediným protonem v jádře typickým zástupcem této skupiny.
Navíc jeho hojný výskyt ve všech živých tkáních (lidské tělo je složeno z více jak 60
% z vody) a jeho poměrně velký magnetický moment z něj činí objekt ideálně vy-
užitelný pro zobrazování pomocí MR. Další vhodné atomy této skupiny jsou např.:
13C, 19F, 23Na, 31P [1]. Pokud se atomy nenachází v magnetickou poli, je magnetický
moment vyrušen vlivem Brownova pohybu.
Za normálních okolností je orientace rotačních os jednotlivých protonů (tj. i je-
jich vektorů magnetizace) ve tkáních zcela nahodilá, což způsobuje, že se vektory
magnetizace jednotlivých atomových jader navzájem ruší a tkáň se navenek chová
magneticky zcela inertně (obr. 1.1 a). Vystavíme-li však zkoumanou tkáň vlivu sil-
ného magnetického pole, uspořádají se všechny protony svými rotačními osami rov-
noběžně se siločarami vnějšího magnetického pole. Část z nich se ustaví do polohy,
kdy jejich magnetický moment je orientován souhlasně, tzv. paralelně se vektorem
vnějšího magnetického pole, druhá část pak přesně o 180° opačně, tzv. antiparalelně
(obr. 1.1 b) [1].
Protony takto uspořádané ve vnějším magnetickém poli (ať již paralelně nebo
antiparalelně) se však nechovají staticky, nýbrž kromě vykonávání rotačního pohybu
vykazují ještě jeden druh pohybu, tzv. precesní pohyb. Ten si můžeme představit
jako pohyb po plášti pomyslného kužele (obr. 1.1 c). Frekvence tohoto precesního
pohybu (tzv. Larmorova frekvence) závisí pouze na dvou faktorech: za prvé na mag-
netických vlastnostech daného atomového jádra (konkrétně na jeho tzv. gyromagne-
tickém poměru), za druhé (a to lineárně) na intenzitě vnějšího magnetického pole.
Matematickým vyjádřením tohoto vztahu je tzv. Larmorova rovnice:
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Obr. 1.1: Orientace rotačních os protonů mimo (a) a v přítomnosti statického mag-
netického pole (b), znázornění rotačního a precesního pohybu protonu (c) [10]
𝜔0 = 𝛾 ·𝐵0, (1.1)
kde 𝜔0 je Larmorova frekvence „precesního“ pohybu protonů (v Hz, příp. v MHz),
𝛾 představuje gyromagnetický poměr a je pro konkrétní typ atomu konstantní (pro
vodíkové jádro jeho hodnota činí 42,577 MHz/T) a 𝐵0 představuje intenzitu mag-
netického pole vyjádřenou v jednotkách magnetické indukce (Tesla) [1].
Obecně je více protonů paralelních, jelikož mají menší energii než antiparalelní
protony. Rozdíl je však velmi malý (kolem 6 protonů, pokud máme 1000000 antipa-
ralelních protonů) a díky tomuto nepatrnému počtu protonů tkáň začne vykazovat
svůj nenulový magnetický moment. Jednotlivé tkáně, tím že mají různou bioche-
mickou strukturu (a tím i různou hustotu zastoupení protonů), se takto navenek
projevují různě velkými magnetickými momenty, a dávají nám tak zásadní infor-
maci o svém složení. Tato informace se stává podkladem pro vytvoření MR obrazu
[1].
1.2 Měření vektorů tkáňové magnetizace
Pro zjištění velikosti vektorů tkáňové magnetizace, manipulujeme s orientací vektorů
v prostoru (dosud byl vektor tkáňové magnetizace orientován tzv. longiduálně, tj.
podélně s průběhem siločar vnějšího magnetu). Změna orientace výsledného vektoru
je dána natočením z roviny Z do roviny XY. Do tkáně je vyslán elektromagnetický
pulz, který je nositelem energie. Úměrně energii RF pulzu dochází k vychýlení vek-
toru magnetizace. Jádra můžeme vybudit jen a pouze na Larmorově frekvenci. U
vodíkových jader je tato frekvence 68,87MHz při intenzitě magnetického pole 1,5T.
Jsou-li obě frekvence totožné, jsou protony schopné absorbovat energii elektromag-
netického vlnění a tento jev se nazývá rezonance (odtud pochází název celé metody –
10
magnetická rezonance). Elektromagnetický pulz způsobí, že všechny protony začnou
vykonávat svůj precesní pohyb koherentně, ve fázi. Jejich magnetické momenty se
začnou sumovat i ve směru kolmém na průběh siločar vnějšího magnetického pole,
čímž dávají vzniknout tzv. příčné magnetizaci. Důležitým faktem je, že tyto dva
vektory již nejsou orientovány týmž směrem, nýbrž jsou na sebe kolmé. Velikost
vektoru příčné magnetizace takto můžeme již přímo měřit. Po ukončení působení
impulsu se celý systém ze svého vybuzeného stavu postupně vrací do stavu původ-
ního, ustáleného (tzv. ekvilibrium). Tento děj se nazývá relaxace. Vektor podélné
tkáňové magnetizace nabývá postupně zpět svoji původní velikost. Tento děj je po-
stupný a proto můžeme průběh nárůstu velikosti vektoru podélné magnetizace v ose
Z graficky znázornit v jeho exponenciálním průběhu. Časová konstanta určující, jak
rychle v dané látce (tkáni) tento proces probíhá, se označuje 𝑇1 (v literatuře můžeme
najít označení spin – lattice relaxation, tj. relaxace spin – mřížka).
Obr. 1.2: a) Nárůst podélné magnetizace po excitaci v závislosti na čase (tzv. 𝑇1
křivka), b) Úbytek příčné magnetizace vlivem T2 relaxace v závislosti na čase (tzv.
𝑇2 křivka)[1]
Vektor příčné magnetizace se naopak velikostně zmenšuje, jelikož jednotlivé mag-
netické momenty protonů ztrácí svoji vzájemnou koherenci, stále precesují na larm.
frekvenci. Rychlost tohoto děje nám popisuje příčný relaxační čas 𝑇2 a 𝑇 *2 , jehož ve-
likost závisí (stejně jako u 𝑇1) na chemické struktuře zkoumané látky (tkáně). Tento
děj bývá označován jako relaxace spin – spin [1].
V praxi je složité přesně určit, v který okamžik je relaxace ukončena, proto
hodnotu 𝑇1 definujeme jako dobu potřebnou k tomu, aby vektor podélné magnetizace
získal zpět 63% svojí původní velikosti. Naopak relaxační čas 𝑇2 definujeme jako čas,
za který velikost příčné magnetizace klesne na 37 % původní hodnoty [1].
Vysílané elektromagnetické pulzy mají různý tvar a sklápěcí úhel, který je úměrný
energii. Nejčastěji je používán 90° pulz – ten otáčí vektor magnetizace o 90°, anebo
180° pulz, který všechny paralelní protony otáčí do antiparalelního postavení, čímž
způsobuje i změnu orientace vektoru magnetizace o 180° [1].
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1.3 FID signál
Poté co přestane působit synchronizační efekt elektromagnetického impulsu, protony
se začnou do původního stavu. Úbytkem příčné magnetizace, klesá i intenzita měři-
telného elektromagnetického signálu, který z tkáně vychází, a který je indukován v
XY cívce. Tento typ signálu, jehož maximum naměříme těsně po skončení elektro-
magnetického pulzu, a který v průběhu relaxace postupně klesá k nule, se nazývá
„Free Induction Decay“ – FID signál. Je to nejjednodušší vyšetřovací metoda, kte-
rou lze při vyšetřování pomocí MR použít, a která tím, že indukuje na přijímacím
zařízení – anténě – měřitelný signál, nám dává informaci o složení zkoumané tkáně.
Časový interval mezi jednotlivými pulsy se označuje TR, z angl. „Repetition Time“
[1].
Dobu mezi jednotlivými impulsy (TR) však můžeme zkrátit. Bude-li čas mezi
dvěma 90° impulsy natolik krátký, že tkáně nestačí získat zpět podélnou magnetizaci
v plné míře, bude se signál přijímaný z různých tkání po druhém impulsu lišit podle
toho, jak velký byl vektor podélné magnetizace v různých tkáních v okamžiku, kdy
byl vyslán nový impuls. Čím je totiž vektor podélné magnetizace v okamžiku nového
pulsu větší, tím je i vektor příčné magnetizace po novém pulsu větší a tím silnější
signál z dané tkáně zaregistrujeme. Naopak u tkání s pomalou relaxací (dlouhým
časem 𝑇1) zaznamenáváme v takovém případě pouze signály odpovídající menším
hodnotám navozené příčné magnetizace.
Velikost vektoru příčné magnetizace jsme schopni měřit, a jsme schopni zobra-
zit rozdíly v její intenzitě v různých tkáních s různými hodnotami časů 𝑇1. Tímto
dokážeme od sebe odlišovat tkáně, které se liší svými relaxačními časy 𝑇1 a vzniká
tkáňový kontrast. Čím větší bude rozdíl hodnot časů 𝑇1 u jednotlivých tkání, o
to více stupňů šedi budou tyto tkáně ve výsledném obraze odlišeny. Takový typ
zobrazení označujeme jako 𝑇1 – vážený obraz (z angl. 𝑇1-weighted image) [1].
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2 POSTUP KONTRASTNÍHO VYŠETŘENÍ DCE-
MRI
DCE – MRI (z angl. Dynamic contrast-enhanced Magnetic Resonance Imaging) je
perfuzní zobrazovací metoda magnetické rezonance, která slouží k zobrazení funkce
tkání za použití kontrastní látky. Využití je především v klinické onkologii. Touto
metodou můžeme získat data, které nám detekují patologické procesy, např. pri-
mární a metastatické tumory, záněty a ischemii. Správným posouzením dat můžeme
pozorovat progresi léčby. Metoda je založena na intravenózní aplikaci paramagne-
tické kontrastní látky do krevního oběhu pacienta. Změnu intenzity signálu MR na
čase můžeme detekovat pro každý voxel získaného obrazu. Velikost intenzity signálu
MR závisí na lokální koncentraci kontrastní látky [3, 4, 5].
2.1 Postup analýzy
Data získané z měření MR jsou ukládána ve specifickém formátu. Tímto je zaručeno
bezproblémové zpracování dat. Prvním krokem analýzy je zkonvertovat naměřené
data na signál úměrný koncentraci kontrastní látky. Ke konverzi je vhodné použít
program, který umožňuje navíc i vizualizaci naměřených dat (obr. 2.2), perfuzní
analýzu a odhad křivky AIF.
Obr. 2.1: Hlavní panel programu DCE-Soft a panel pro odhad AIF.
Již při konverzi je vhodné definovat oblast zájmu, na které je možno očekávat
arteriální voxely. Samotné výpočty jsou rychlejší a navíc tak mohou být vyřazeny z
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výpočtu voxely z šumových oblastí. Výběr zájmové oblasti probíhá v okně, kde je
možno nahlížet do jednotlivých snímků sekvence MR. Kliknutím pravé části myši
na snímek dostáváme koncentrační křivku daného pixelu.
Obr. 2.2: Vizualizace pacientských dat.
Znalost křivky AIF je důležitá pro perfuzní analýzu, díky níž můžeme zobra-
zovat průtok krve určitým sledovaným místem. Metody perfuzního zobrazení jsou
založeny na analýze časových průběhů koncentrace kontrastních látek v lidském or-
ganismu. Jedná se o velmi důležitou diagnostickou metodu, díky níž jsme schopni
včas diagnostikovat situaci, která by vedla k poškození důležitých orgánů jako je
srdce nebo mozek kvůli nedostatečnému, nebo špatnému prokrvení [12].
2.2 Kontrastní látky
Kontrastní látky zkracují relaxační časy 𝑇1, 𝑇2 i 𝑇 *2 . Jedná se o paramagnetické
substance, které tím, že zkracují čas 𝑇1, dávají v 𝑇1 vážených obrazech silnější signál
z těch tkání, do kterých tato látka proniká. Naopak zkrácení relaxačního času 𝑇2
vede k zeslabení signálu, protože kontrastní látky dříve zrelaxují, takže v okamžiku
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měření dochází u 𝑇2/𝑇 *2 vážených obrazů k rychlejší ztrátě koherence - obraz proto
bude lokálně tmavší. Naopak u 𝑇1 váženého obrazu vektor magnetizace se vrátí dříve
do rovnovážného stavu - po překlopení do roviny XY je jeho velikost vyšší - místa
v obrazu jsou ideálně světlejší než v nativním obraze.
Kontrastní látky dělíme do několika skupin dle molekulární hmotnosti. Skupiny
s menší molekulární hmotností pronikají do extracellulárního extravaskulárního pro-
storu nejsnáze (obr. 2.4).
Mezi nejpoužívanější kontrastní látky patří gadolinium vázané na diethylentria-
minpentaacetát (zkr. DTPA), pod komerčním názvem se tato látka jmenuje Mag-
nevist. Dále je běžně používanou kontrastní látkou Gadovist [1].
Obr. 2.3: Strukturní chemické vzorce běžně využívaných kontastních látek pro MR
[11]
Kromě gadolinia se pro účely zvýšení tkáňového kontrastu při MR používají i
další kovy (např. železo, mangan, chróm) vázané ve stabilních sloučeninách (tzv. che-
látech). Zmíněné kovy zůstávají pevně vázány v těchto sloučeninách až do okamžiku
vyloučení z organismu, čímž se eliminuje jejich toxicita [1].
2.3 Kinetika nízkomolekulárních kontrastních lá-
tek
Nízkomolekulární kontrastní látka difunduje z krevního řečiště do extracellulárního
extravaskulárního prostoru (zkr. EES) dle velikosti průtoku krve, permeability cévní
stěny a velikosti ploch umožňující perfuzi. Zde je přítomna řádově minuty až hodiny
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Obr. 2.4: Rozdělení kontrastních látek [13].
a posléze se vylučuje ledvinami. Průchod kontrastní látky buněčnou membránou
záleží na velikosti jejich molekul do EES. Čas příchodu kontrastní látky po aplikaci
injekce můžeme popsat veličinou BAT (z angl. Bolus Arrival Time) [5].
Akumulace kontrastní látky v EES závisí na velikosti jejich molekul. Za předpo-
kladu, že kontrastní látka je dobře smísena ve vaskulárním plasmatickém prostoru,
můžeme kinetiku kontrastní látky popsat následují rovnicí:
𝑣𝑒 · 𝑑𝐶𝑒(𝑡)
𝑑𝑡
= 𝐾𝑇𝑅𝐴𝑁𝑆 · [𝐶𝑝(𝑡)− 𝐶𝑒(𝑡)] (2.1)
kde 𝑣𝑒 je objem EES, 𝐶𝑒(𝑡) je průběh koncentrace kontrastní látky v čase v extra-
cellulárním extravaskulárním prostoru 𝑣𝑒, 𝐶𝑝(𝑡) je průběh koncentrace látky v čase v
kapilárním vaskulárním plasmatickém prostoru 𝑣𝑝, a 𝐾𝑇𝑅𝐴𝑁𝑆 je objemová přenosová
konstanta mezi 𝑣𝑝 a 𝑣𝑒(obr. 2.5) [5].
𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 je parametr, který není jednoznačně definován. Záleží na podmínkách,
které při ději nastanou a která veličina bude dominantní - jestli průtok krve 𝐹 ,
nebo permeabilita kapilární stěny 𝑃𝑆. Pokud však do tkáně pronikne nedostatečné
množství kontrastní látky, 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 bude rovno:
𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 = 𝐹 · 𝜌 · (1−𝐻𝐶𝑇 ), (2.2)
kde F je průtok krve a HCT hematokrit (obvykle bude hodnota kolem 0,4). Chceme-
li v rovnici brát v úvahu permeabilitu, dostáváme:
𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠 = 𝐸 · 𝐹 · 𝜌 · (1−𝐻𝐶𝑇 ), (2.3)
16
Obr. 2.5: Hlavní složky podílející se na distribuci kontrastní látky v tkáni [5]
kde E je extrakční frakce udávající procento kontrastní látky, které extravazuje při
prvním průchodu [5].
Pro míru odtoku kontrastní látky z extracellulárního extravaskulárního prostoru
definujeme konstantu objemového odtoku:
𝑘𝑒𝑝 = 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠/𝑣𝑒. (2.4)
Veličiny 𝑘𝑒𝑝, 𝑣𝑒 a 𝐵𝐴𝑇 jsou parametry zbytkové funkce Impulse residue function
(zkr. 𝐼𝑅𝐹 (𝑡)), kterou definujeme jako odezvu na jednotkový impulz. Tato veličina
se vyskytuje v rovnici, pro popis koncentrace oblasti zájmu v čase 𝐶𝑅𝑂𝐼(𝑡):
𝐶𝑅𝑂𝐼(𝑡) = 𝐶𝐴𝐼𝐹 * 𝐹𝑝 · 𝐼𝑅𝐹 (𝑡), (2.5)
kde 𝐶𝐴𝐼𝐹 koncentrace kontrastní látky v plazmě vyživující tepny, 𝐹𝑝 je průtok
plazmou a 𝐼𝑅𝐹 (𝑡) je odezva na jednotkový impuls. Symbol * představuje matema-
tickou operaci konvoluce.
Ve zdravém mozku se nachází oblasti, přes které kontrastní látka nemůže projít
z krevního řečiště do mezibuněčného prostoru. To je způsobeno hematoencefalickou
bariérou (z angl. Blood-Brain Barrier). Narušení BBB u mnoho nemocí způsobí, že
nízkomolekulární kontrastní látka se shromažďuje v extracelulárním prostoru a na
𝑇1 váhovaném obrazu dojde ke zvýšení intenzity signálu MR. Tento fakt je podložen
klinickou studií [5].
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Příčiny narušení BBB se liší dle patologie. Může jít o záněty, ischemické příhody,
traumatické zranění mozku. Pravděpodobně nejčastější příčinou jsou však tumory.
Celý tento děj je složitý a částečně souvisí se sekrecí angiogenezi podporujících
molekul (např. vaskulární endoteliální růstový faktor), které jsou odpovědné za růst
nových cév. Avšak samotná angiogeneze nevysvětluje narušení BBB [5].
Středem zájmu pro DCE-MRI studie je vývoj a zhodnocení nových diagnostic-
kých postupů s včasnou diagnostikou nemoci [5].
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3 ARTERIÁLNÍ VSTUPNÍ FUNKCE
Důležitost arteriální vstupní funkce plyne z rovnice popisující vztah mezi průběhem
koncentrace kontrastní látky v oblasti zájmu v čase 𝐶𝑅𝑂𝐼 a koncentrační křivkou
𝐶𝐴𝐼𝐹 2.5.
Pro získání mikrocirkulárních parametrů tkáně při metodě DCE-MRI je nutná
znalost vstupní arteriální funkce (angl. arterial input function, zkr. AIF). Je to
časový průběh koncentrace kontrastní látky ve vyživující tepně sledované tkáně.
Většinou není jednoduché určit kvalitně lokální AIF, a to z technických, nebo ana-
tomických důvodů (náhodný šum, pohyb pacienta, časová náročnost). Jelikož je AIF
zašuměná, prokládáme ji v praxi matematickým modelem. Tím získáme stabilnější
odhady pro perfuzní analýzu. Je však potřeba pracovat s modely opatrně a důkladně
nastavovat počáteční odhady a meze optimalizačních parametrů, aby nedocházelo k
špatným závěrům. Modelování AIF se také používá pro testování nových technik na
reálných, nebo modelovaných datech: fantomy, nebo nové farmakokinetické modely
[6][7].
3.1 Metody detekce AIF
Manuální metody výběru AIF jsou časově náročné a vlivem lidského faktoru varia-
bilní. Automatická detekce AIF je tedy vhodná z důvodu nízké časové náročnosti.
Jednotlivé automatizační metody jsou optimalizovány pro danou anatomickou ob-
last.
3.1.1 Rozměření signálu
Pracujeme ze souborem DCE-MRI dat, reprezentující velikost intenzity kontrastní
látky v pozorované tkáni dle parametrů (x, y, z a t). V některých případech data
prochází předzpracováním. To zahrnuje filtraci a vyhlazení signálu. [7].
Pokud hodnotíme křivku vizuálně, můžeme určit arteriální křivku dle její obecné
podoby - prudký nárůst koncentrace a následné klesání, jenž vytvoří typický vrchol.
Takto můžeme odlišit arteriální křivku od venózní, která je širší a vykazuje pozdější
příchod kontrastní látky. Tkáňové křivky jsou také širší a výška vrcholu je menší.
[8]
Určení AIF je tedy spojeno s vizuálním zhodnocením koncentrační časové křivky
(zkr. CTC) v oblastech vnitřní krční tepny (lat. arteria carotis interna), nebo střední
mozkové tepny (lat. arteria cerebri media). Tyto postupy jsou však náchylné k myl-
ným výsledkům a je nutné zajistit zkušenou obsluhu, vybírající oblasti zájmu ve více
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řezech obrazu. Navíc je zde riziko, že průměrování většího počtu voxelů obrazu vede
k detekování méně kvalitní AIF. [8]
Obr. 3.1: Ilustrace typické AIF křivky [7]
Pacientský datový soubor 4D DCE-MRI definujeme pomocí jasu:
𝑆𝐼 = 𝑓(𝑥, 𝑦, 𝑧, 𝑡), (3.1)
kde 𝑥 a 𝑦 jsou souřadnice v obraze, 𝑧 je poloha řezu a 𝑡 je čas.






Ten je možno získat provedením druhé derivace signálu a následnému výpočtu
plochy pod křivkou (viz. rovnice 3.2). Tímto krokem odstraníme zašumělé oblasti.
Tkáňové voxely většinou vykazují nejnižší hodnoty ploch pod křivkou 𝐴𝑈𝐶. Vlivem
artefaktů při procesu akvizice dat může být koncentrační křivka deformována. A
proto, pokud křivka nevykazuje typický tvar AIF křivky, není ji možné považovat
za AIF.
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3.2 Detekce AIF založená na analytických mode-
lech
3.2.1 Parkerova funkce
Pro zhodnocení koncentrační křivky použijeme matematický model, jímž křivku pro-
ložíme. Tímto procesem získáme odhadované parametry, které vypovídají o průběhu
kontrastní látky daným voxelem.
Obr. 3.2: Parkerova funkce [14].
Matematické modely mohou být reprezentovány Parkerovou funkcí, která je nej-
vhodnější pro modelování pacientských dat, avšak obsahuje mnoho parametrů, jenž
celý proces detekce arteriálních voxelů časově a výpočetně znevýhodňuje. Navíc je
tato funkce náchylná na lokální extrémy a obzvláště pro nízký poměr signál/šum
(SNR). Proto se běžně využívá zjednodušených matematických funkcí, které se mo-









· exp ·−(𝑡− 𝑇𝑛)
2
2𝜎2𝑛
+ 𝛼 · exp ·(−𝛽𝑡)1 + exp ·(−𝑠(𝑡− 𝜏)) , (3.3)
21
kde 𝐴𝑛, 𝑇𝑛 a 𝜎𝑛 jsou parametry pro optimalizaci, 𝛼 a 𝛽 jsou amplitudové a
zpožďující parametry exponenciální části rovnice a s a 𝜏 jsou parametry sigmoidiální
části rovnice [9]. Z rovnice vyplývá složení Parkerovy funkce ze dvou gaussových
funkcí a z exponenciálně-sigmoidní funkce.
3.2.2 Exponenciální funkce
Nejjednoduší model AIF z dat myší je klesající exponenciální funkce, kterou můžeme
popsat následující rovnicí:
𝑠 = 𝑎 · 𝑒−𝑐·(𝑡−𝑡0), (3.4)
kde 𝑡 je čas, koeficienty a, c a 𝑡0 jsou paramatry modelu.
Obr. 3.3: Exponenciální funkce.
3.2.3 Exponenciálně-lineární klesající funkce
Exponenciální klesající funkci můžeme sloučit s lineárně rostoucí funkcí:⎧⎨⎩ 𝑠 = 𝑎 · 𝑒
−𝑐(𝑡−𝑡1) pro 𝑡 ≤ 𝑡1
𝑠 = 𝑎 · (𝑡−𝑡0)(𝑡1−𝑡0) pro 𝑡0 < 𝑡 < 𝑡1
, (3.5)
kde t je čas, 𝑡1 je zpoždění a koeficienty a,c, 𝑡0 jsou parametry modelu.
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Obr. 3.4: Exponenciálně-lineární klesající funkce.
3.2.4 Gamma variate funkce
Další možností jak modelovat AIF je využití gamma variate funkce (zkr. GVF)
popsanou následující rovnicí:
𝑠 = 𝑎 · (𝑡− 𝑡0)𝑏 · 𝑒−𝑐1·(𝑡−𝑡0) (3.6)
kde t je čas a koeficienty a, b, 𝑐1, 𝑐2 a 𝑡0 jsou parametry modelu.
3.2.5 Hybridní funkce
Většinou se využívá modifikace několika jednoduchých funkcí, a to tím že se sčítají se
zpožděním. Pokud modifikujeme gamma variate funkci, exponenciální faktor nahra-
díme součtem dvou exponenciálních faktorů. Tuto funkci označujeme jako hybridní.
Můžeme ji popsat následujícím vztahem:
𝑠 = 𝑎 · (𝑡− 𝑡0)𝑏 · (𝑒−𝑐1·(𝑡−𝑡0) + 𝑑 · 𝑒−𝑐2·(𝑡−𝑡0)) (3.7)
kde t je čas a koeficienty a, b, 𝑐1, 𝑐2, d, 𝑡0 jsou parametry modelu.
Běžně se využívá i součet gamma a hybridní funkce [6].
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Obr. 3.5: Gamma Variate funkce.
3.3 Cluster analýza
Detekce AIF může být zajištěná automatickou metodou s použitím algoritmu cluster
analýzy. Její výhodou je rychlost (okolo 10 sekund), reprodukovatelnost a konzis-
tentnost. Reprodukovatelnost znamená, že pokud provedeme měření několikrát za
sebou, vždycky bychom měli dostat stejné výsledky. Tato metoda přináší velké zlep-
šení ve vyhodnocování perfuzních obrazů a má veliký potenciál ve využití v klinické
praxi pro diagnostikování mozkové mrtvice a také cerebrovaskulárních onemocnění
[8].
V případě mozkové mrtvice, snížená koncentrace kontrastní látky v ischemických
oblastech je opožděna a tak můžeme tyto oblasti detekovat díky lokální AIF, jejichž
koncentrační křivky musí být prozkoumány. Toto je první krok automatického algo-
ritmu pro získání lokální AIF. [8]
Pro automatické odlišení koncentračních křivek arteriálních a venózních se po-
užívá shluková analýza za předpokladu, kdy Euklidovské vzdálenosti mezi těmito
křivkami jsou velké. Cluster analýzu v tomto případě je vhodné provádět metodou
𝑘 −𝑚𝑒𝑎𝑛𝑠, kdy křivky rozdělíme do 𝑘 skupin, kde každá skupina obsahuje křivky
s podobným tvarem. Jedná se o nehierarchický algoritmus. Je to vhodná metoda
pro řešení tohoto problému, navíc není časově náročná a nastavuje se při ní málo
parametrů. [8]
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4 REALIZACE DETEKCE AIF
4.1 Pacientská data a jejich příprava
Pro testování hlavní části algoritmu byla použita anonymní pacientská a fantomova
data získána v rámci grantu GAČR GAP102/12/2308 z Masarykova onkologického
ústavu v Brně. Myší data byla pořízena v Ústavu přístrojové techniky Akademie
Věd ČR, pracoviště Brno. Tento formát je složen ze struktur 𝑑𝑎𝑡𝑎1, 𝑑𝑎𝑡𝑎2, kde jsou
uložena naměřená data a struktury 𝑖𝑛𝑓𝑜, obsahující informace týkající se samotného
měření.
Obr. 4.1: Panel pro konverzi načtených dat v programu DCE-Soft.
Pro odhad AIF křivky je nejprve potřeba naměřené data načíst do stávajícího
softwaru pro perfuzní analýzu a zkonvertovat je na signál úměrný koncentraci kon-
trastní látky v cévách (obr. 4.1). Konverzi je možno provést akvizičními technikami
T1-weighted multiple FA FLASH, TR Flash nebo TI SR Flash. V programu lze
nastavit oříznutí počátečních snímků, u kterých ještě nedošlo k ustálení vektoru
magnetizace. Před samotnou konverzí je možno sekvenci vizuálně zhlédnout a sledo-
vat tím výrazné změny během měření. Pro zrychlení výpočtu nemusíme konvertovat
celý průřez snímku, ale můžeme vybrat oblast zájmu (obr. ??).
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S konvertovanými daty můžeme dále pracovat v pracovním bloku AIF Selection.
Zde je možno detekovat AIF několika způsoby dle původu dat a záměru uživatele.
Metody Manual selection a Multichannel selection jsou původní součástí programu
a metody Optimal Parker method, Detection through area under curve, AIF for
mouse data a GVF for phantom data jsou mnou realizované algoritmy.
4.2 Použité algoritmy
Nejdůležitější složkou programu jsou algoritmy optimalizující koncentrační křivku
matematickým modelem. Tento proces je zahájen načtením souboru dat a odha-
dováním parametrů popisující výsledný model. Odhad parametrů funguje na zá-
kladě nelineární metody nejmenších čtverců. Důležitou funkcí této realizace je funkce
𝑙𝑠𝑞𝑛𝑜𝑛𝑙𝑖𝑛. Před započetím samotného výpočtu je nutné nastavení počátečních od-
hadů a mezí dle charakteru signálů.
Obr. 4.2: Proložení koncentrační křivky matematickým modelem GVF.
Modely je možno získat na základě tří matematických funkcí popsaných v te-
oretické části práce: Gamma varriate funkce, součet tří exponenciálních funkcí a
Parkerova funkce(obr. 4.4). První funkce je vhodná pro fantomová data, druhá pro
data získaná z myší a třetí pro pacientské data.
Jelikož implementované matematické modely vykazovaly časový posun, bylo
nutné algoritmy navrhnout tak, aby automaticky dokázali modely posunovat v ča-
sové oblasti. U Parkerovy funkce byl posun odhadován a v rovnici přímo odečítán,
u zbývajících dvou funkcí bylo nutné provést konvoluci modelu s úzkou Gaussovou
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Obr. 4.3: Proložení koncentrační křivky matematickým modelem 3*EXP [15].
křivkou. Výsledný model byl navíc normalizován z důvodu zachování stejné ampli-
tudy.
Obr. 4.4: Proložení koncentrační křivky Parkerovou funkcí.
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4.3 Uživatelské prostředí
Po výpočtu parametrů v uživatelském programu DCE-soft se dle metody odhadu
AIF otevře uživatelské rozhraní které obsahuje mapy detekovaných oblastí. Blokové
schéma pro algoritmy založené na matematických funkcích popsaných v předešlé
podkapitole je na obr. 4.5. Jelikož určité hodnoty parametrů mohou odpovídat ob-
lastem reprezentující arterie, uživatel může nastavit omezení tlačítkem 𝑠𝑙𝑖𝑑𝑒𝑟 a tím
redukovat mimo-arteriální oblasti. Hodnota meze se nastavuje tlačítkem 𝑠𝑙𝑖𝑑𝑒𝑟 pod
konkrétní mapou daného parametru.
Obr. 4.5: Blokové schéma pro algoritmus metody Optimal method.
Pro výběr určité předpokládané oblasti se zde nachází tlačítko ROI. Lze volit,
z jaké mapy chceme provést výběr oblasti zájmu. Tím můžeme opět eliminovat
detekci šumových oblastí a zpřesnit tím výsledný odhad AIF křivky. Pokud některý
z parametrů nesplňuje očekávání uživatele, lze mapu vyřadit odkliknutím tlačítka
checkbox. Výsledné detekované oblasti splňující kritéria parametrů jsou zobrazeny v
poslední mapě vpravo dole. Detekované oblasti ve všech mapách jsou reprezentovány
bílou barvou.
Pro snadnější orientaci a představě, jakou škálu hodnot jednotlivé parametry
reprezentují, je zde možnost zobrazit pseudobarevné mapy. Opět je zde možnost
nastavit horní mez, aby byli vyřazeny ze zobrazení extrémní hodnoty.
Po nastavení mezí a případnému výběru zájmové oblasti je zde možnost uložit
AIF křivku do specifického formátu, získanou zprůměrováním koncentračních křivek
z detekovaných oblastí. Soubor je uložen do stejného adresáře, z kterého byla načtena
zkonvertovaná data.
Je zde možnost průběžně během nastavování mezí parametrů AIF křivku kont-
rolovat (obr. 4.6). V grafu je uvedena amplituda a časové umístění AIF křivky.
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Obr. 4.6: Blokové schéma druhého algoritmu.
Metoda 𝑂𝑝𝑡𝑖𝑚𝑎𝑙𝑃𝑎𝑟𝑘𝑒𝑟𝑚𝑒𝑡ℎ𝑜𝑑 je založena na výpočtu optimalizačních para-
metrů. Mezi parametry Parkerova modelu patří parametry pro optimalizaci 𝐴1, 𝑡1
a 𝜎, amplitudové a zpožďující parametry exponenciální části rovnice 𝛼 a parametr
sigmoidiální části rovnice 𝜏 . Z koncenrační křivky je možno odvodit další parametry:
hrubost křivky (tzv. roughness), plocha pod koncentrační křivkou AUC.
Metoda 𝐸𝑠𝑡𝑖𝑚𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛𝑓𝑜𝑟𝑚𝑜𝑢𝑠𝑒𝑑𝑎𝑡𝑎(3*𝑒𝑥𝑝) je založena na optimalizaci modelem
daným součtem tří exponenciálních křivek. Do výsledné mapy parametrů můžeme
získat: amplitudy exponenciálních křivek 𝐴1, 𝐴2, 𝐴3, časové konstanty 𝑡1, 𝑡2, 𝑡3 a
časový posun 𝑝.
Metoda 𝐸𝑠𝑡𝑖𝑚𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛𝑓𝑜𝑟𝑝ℎ𝑎𝑛𝑡𝑜𝑚𝑑𝑎𝑡𝑎(𝐺𝑉 𝐹 ) je založena na optimalizaci mode-
lem GVF. Výslednými odhadnutými parametry jsou: amplituda 𝑦𝑚𝑎𝑥, čas 𝑡𝑚𝑎𝑥,
𝑎𝑙𝑓𝑎, časový posun 𝑝, 𝑝𝑙𝑜𝑐ℎ𝑎𝑝𝑜𝑑𝑘ř𝑖𝑣𝑘𝑜𝑢𝐴𝑈𝐶, 𝜎 a hrubost koncentrační křivky
𝑟𝑜𝑢𝑔ℎ𝑛𝑒𝑠𝑠.
Poslední metoda 𝐸𝑠𝑡𝑖𝑚𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛𝑡ℎ𝑟𝑜𝑢𝑔ℎ𝐴𝑈𝐶 je založena na kriteriích dvou para-
metrů - plochy pod křivkou 𝐴𝑈𝐶 a časové poloze amplitudy křivky. Navíc je zde
signál koncentrační křivky před výpočtem umocněn. Tím se mohou zvýraznit arte-
riální voxely. Lze opět zobrazit oblast zájmu ROI. AIF křivka je zde zobrazována
automaticky (obr. 4.7 ). Blokové schéma této metody je uvedeno na obr. 4.8.
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Obr. 4.7: Uživatelské prostředí pro metodu 𝐸𝑠𝑡𝑖𝑚𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛𝑡ℎ𝑟𝑜𝑢𝑔ℎ𝐴𝑈𝐶.
Obr. 4.8: Blokové schéma druhého algoritmu.
4.4 Vizualizace výsledků
4.4.1 Testování algoritmu na myších datech
Pokud do softwaru nahrajeme myší data a budeme je optimalizovat metodou Es-
timation for mouse data (3*exp), na obr. 4.9 je zobrazena mapa parametrů. Pro
získání vhodné AIF křivky byly nastaveny tyto meze:
𝐴1 = 4, 378𝑒−006,
𝐴2 = 6, 7657𝑒−005,
𝐴3 = 9, 5𝑒−005,
𝑇1 = 0, 001,
𝑇2 = 0, 0045,
𝑇3 = 0, 015 a
𝑝 = 0, 1. Výsledná AIF křivka ´je zobrazena na obr. 4.2.
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Obr. 4.9: Zobrazení mapy parametrů naměřené na myši.
Obr. 4.10: Zobrazení AIF křivky naměřené na myši.
4.4.2 Testování algoritmu na pacientských datech
Testováni byly 3 anonymní pacienti. Optimalizace koncentračních křivek byla pro-
vedena Parkerovou funkcí.
Počáteční odhady parametrů optimalizace byly u všech pacientů stejné:
𝐴1 = 0, 48,
𝜎 = 0, 04,
𝑇1 = 0, 42,
𝛼 = 3,
𝑟𝑜𝑢𝑔ℎ𝑛𝑒𝑠𝑠 = 0, 25,
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𝑡𝑎𝑢 = 0, 32 a
𝐴𝑈𝐶 = 0, 2.
U pacienta č.1 byly nastaveny tyto mezní hodnoty parametrů:
𝐴1 = 0, 028,
𝜎 = 0, 05,
𝑇1 = 0, 54,
𝛼 = 0, 13,
𝑟𝑜𝑢𝑔ℎ𝑛𝑒𝑠𝑠 = 0, 19,
𝑡𝑎𝑢 = 45, 5 a
𝐴𝑈𝐶 = 0, 001.
Výsledná mapa parametrů a AIF křivka jsou vyobrazeny na obr. 4.11 a 4.12.
Obr. 4.11: Zobrazení mapy parametrů u anonymního pacienta č.1.
U pacienta č.2 byly nastaveny tyto mezní hodnoty parametrů:
𝐴1 = 0, 014,
𝜎 = 0, 05,
𝑇1 = 0, 48,
𝛼 = 0, 47,
𝑟𝑜𝑢𝑔ℎ𝑛𝑒𝑠𝑠 = 0, 1,
𝑡𝑎𝑢 = 16, 78 a
𝐴𝑈𝐶 = 0, 03.
Výsledná mapa parametrů pacienta č.2 je vyobrazeny v příloze na obr. A.2.
U pacienta č.3 byly nastaveny tyto mezní hodnoty parametrů:
𝐴1 = 0, 014,
𝜎 = 0, 05,
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Obr. 4.12: Zobrazení AIF křivky u anonymního pacienta č.1 (vlevo) a anonymního
pacienta č.2 (vpravo).
𝑇1 = 0, 48,
𝛼 = 0, 47,
𝑟𝑜𝑢𝑔ℎ𝑛𝑒𝑠𝑠 = 0, 1,
𝑡𝑎𝑢 = 16, 78 a
𝐴𝑈𝐶 = 0, 03.
Výsledná mapa parametrů pacienta č.3 je vyobrazeny v příloze na obr. A.3 a
AIF křivka na obr. 4.13.
Obr. 4.13: Zobrazení AIF křivky u anonymního pacienta č.3.
Ukázka pseudobarevné mapy parametrů se nachází v příloze č.1.
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5 ZÁVĚR
Cílem mé práce bylo prostudovat problematiku získání vstupní arteriální funkce pro
perfuzní analýzu a vytvoření algoritmu pro její stanovení. Data pro její stanovení
byla získána kontrastním vyšetřením metody DCE pomocí magnetické rezonance.
V rámci práce byly vytvořeny 4 algoritmy pro odhad AIF křivky, jenž má dů-
ležitý význam pro perfuzní analýzu a vypovídá o různých vlastnostech v arteriál-
ních anatomických oblastech, které měříme. Mezi nejdůležitější patří průtok krve.
Algoritmus pracující na základě Parkerovy funkce je vhodný pro pacientská data.
Algoritmus využívající součet tří exponenciálních rovnic je vhodný pro myší data.
U těchto algoritmů je velký důraz kladen na stanovení počátečních odhadů parame-
trů matematického modelu a na stanovení jejich mezí, jelikož povaha dat může být
různá.
Algoritmy jsem implementoval do uživatelského prostředí 𝑀𝑎𝑡𝑙𝑎𝑏, kde je možné
díky práhování vypočtených parametrů získat AIF křivku. Křivku je možno ulo-
žit a dále s ní pracovat. Pro zjednodušenou práci v prostředí je možné jednotlivé
parametry zobrazit v pseudobarevném režimu.
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SEZNAM SYMBOLŮ, VELIČIN A ZKRATEK
MR Magnetic Resonance - magnetická rezonance
MRI Magnetic Resonance Imaging - zobrazování magnetických rezonancí
FID Free Induction Decay - volná doznívající indekce
TR Time to Repeat - opakovací čas excitace
DCE-MRI dynamické zobrazení magnetické rezonance za použití kontrastní látky
(z angl. Dynamic Contrast Enhanced MRI)
DTPA diethylentriaminpentaacetát
BBB hematoencefalická bariéra – Blood-Brain Barrier
EES Extravascular-Extracellular space - extracellulární extravaskulární prostor
𝐾TRANS přenosová objemová konstanta
AIF Arterial Input Function - arteriální vstupní funkce
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A PŘÍLOHY
Obr. A.1: Pseudobarevná mapa pacienta č.3.
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Obr. A.2: Zobrazení mapy parametrů u anonymního pacienta č.2.
Obr. A.3: Zobrazení mapy parametrů u anonymního pacienta č.3.
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